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 Chapter  1:  Summary.  The  overview  of  the  document  is  given.  The  scope  of  the 































aneurysms  (AAA) are  located below the  level of the renal arteries, the vessels that  leave the 
aorta  to go  to  the kidneys. About  two‐thirds of abdominal aneurysms are not  limited  to  just 
the  aorta  but  extend  from  the  aorta  into  one  or  both  of  the  iliac  arteries. Normally  aortic 
aneurysms take a fusiform shape. 
 






approach, based on  the material  failure,  could  facilitate a better method  to assess  the AAA 
rupture  risk.  One  of  these  AAA  rupture  criteria  are  based  on  the  evaluation  of  the 
hemodynamic stresses inside the AAA.  
 
     To estimate  the AAA  rupture  risk,  from biomechanical point of view  (material  failure), an 




rupture.  Due  to  the  increasing  of  the  internal  pressure,  against  the  aortic  walls,  the  AAA 
diameter grows progressively, and eventually,  it could be able to overcome the resistance of 
the  aortic wall with  its  breakup.  In  turn,  further  increase  of  the  AAA  diameters  produces 
internal flow recirculation producing ILT formation in the AAA sac. This phenomenon provokes 
AAA stabilization and starting a vicious circle inside the AAA. It is well documented [1], that the 






illness will change  the normal path of  the  fluid. Vortices and abnormal  fluid paths will affect 














the medical  image  acquisition,  a  Computed  Tomography  (CT)  Somatom  Plus  Scanner(AS+) 
(Siemens  Medical  Solutions)  was  used  with  the  following  parameters:  512x512x110,  pixel 
spacing: 0.785/0.785 with a resolution of 1.274 pixels per mm and 5‐mm slice thickness.   CT 
Scanning was conducted while the volunteer was awake in the head first‐supine position using 
an Endo_leak protocol. The CT covering  the entire volume of  the abdomen and pelvis and  it 
was performed after the administration of intravenous Omnipaque 350 as IV contrast medium.  
 
To  create  the  computational  model,  the  medical  data  were  sent  directly  to  a  personal 
computer  and  stored  in  digital  imaging  and  communications  in  medicine  format  (DICOM 
format).  The  region  of  interest  (ROI)  analyzed was  segmented  using  the  three‐dimensional 
computer‐aided  design  system  DIPPO  software  [2].  The  segmented  area  for  each  patient 
started at the abdominal aorta (approximately in the infra renal arteries) and extended down 
to the common iliac arteries. The abdominal images were segmented from CT DICOM images 
combining  two different segmentation procedures  thresholding and  level set method  (based 
on  snakes).  Thresholding  is  a  non‐linear  operation  that  converts  a  gray‐scale  image  into  a 
binary image where the two levels are assigned to pixels that are below or above the specified 
threshold value. The  image snake operation creates or modifies an active contour/snake  in a 





After  AAA  abdominal  segmentation,  we  get  a  3D  volume  image  useful  to  create  a  3D 
computational model to analyze the blood flow behavior  inside the AAA using computational 






of good quality;  in particular  there should be no plane or dihedral angle  (the angle between 
two  faces) close to 0 or 180 degrees, good results are obtained when angles are >10º and < 
170º.  For  the whole  acquisitions  the  same medical  image  protocol,  image  processing  and 













accurately  the  blood  flow  in  the  AAA,  a  Reynolds  number was  calculated  for whole  cases. 
Reynolds  number  is  a  dimensionless  number  that  determinate  the  dynamic  of  the  fluid. 
Reynolds number  is defined as Re = UD/ν, where U  is  the mean velocity,  ν  is  the kinematic 
viscosity of air and D is the characteristic length given as the hydraulic diameter D=4A/P for the 
inlet velocity, here A is the cross‐sectional area and P is the perimeter of the aorta. Due to the 




the  turbulence has been  considered  to be negligible.  Following, we  show  the Navier‐Stokes 
equations (Equation 1).  
 





   in   t,0  












classical  Galerkin  finite  element  discretisation  to  be  used  with  equal  order  velocity  and 
pressure interpolations. 
 
The  inlet velocity waveform was  taken  from  the  literature  [11], Figure 3 shows  the pulsatile 
waveforms used.  For  inlet  condition,  a  transient blood  flow was  imposed  in  the  abdominal 
aorta  (approximately above  the  infra  renal arteries). The velocity U was  calculated  for each 
patient  in order  to obtain  a  total  fluid  volumetric  flow  rate of 500 ml  for  an entire  cardiac 
cycle. The outlet boundaries were  located  at  the  common  iliac  arteries where  the pressure 
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follows a pulsatile waveforms as defined  in Figure 3(b).    It  is  important to remark that these 







Mathematically  the  boundary  conditions  can  be  expressed  as  in  equations  2.  No‐slip 
condition  (vessel  rigid wall) was  imposed on  the  surface of  the  arteries,  equation  2a.    This 
choice  is motivated by  the  fact  that  the physiological parameters  characterizing  the arterial 
mechanical  behaviour  of  the  AAA  wall  are  not  well  determinate.  This  approach  however 
reduces  the discretization effort  considerably,  in particular boundary  layer  gridding  and  the 
computational  cost  although  other  approaches  consider  Fluid  Structure  Interaction  (FSI) 












designates  the normal of  the  respective boundary.    Figure 4  shows an example of  the AAA 











We  start  the  simulation  with  50  initial  steps  in  order  to  stabilize  the  initial  condition 
solution. Time integration method chosen was a Backward Euler, using a Bi Conjugate Gradient 











We  take  in account  the descendent part of  thoracic aorta,  the abdominal aorta with  the 
aneurysm and the femoral bifurcation. Minor vessels were not segmented in order to improve 
the performance of the computational analysis  in the  interested zones and the quality of the 
mesh.  In  the next picture we  could  see  the whole 3D geometry. The mesh  is  composed by 


















Preliminary  results  are  focused  on  the  study  of  the  wall  shear  stress  (WSS)  and  its 
relationship with the flow behavior inside the vessel.  
 





It  is possible to remark that  in the elbow created by the aneurysm and  its deformation of 
the aorta, we could appreciate an  increment of  the values of WSS.  In  the  lower part of  the 
image we could see the velocity  flow  in a cutting section creating  in  the middle of the same 






















Next  figure  (figure 8)  shows  the WSS  in  the AAA  sac. Risk  zones are  concentrated  in  the 























The  torsion of  the AAA can modify  the blood  flow  inside  the AAA, as  it  is  showed  in  the 
bottom part of figure 9. In the first 3 planes the pick of velocity moves away progressively from 
the center of the sections studied from 8.6 mm (in the first section) to 23.7 mm (in the second 

























Next  figure  (figure  11)  shows  the  geometry  and  the  shape  of  the  abdominal  aortic 




























For  this particular  case,  there are  two  zones quite  representative,  the  internal  zone  (red 
circle in figure 12) and the external zone (orange circle in figure 12). In figure 12, (B and C) it is 
possible to see how the flow pushes the external surface of the aneurysm sac. In C the velocity 























Third  case  presents  an  example  of  a  reduced  abdominal  aorta  aneurysm.  The  illness  is 











































This  case  is  an  example  of  healthy  people,  aorta  dimension  and  shape  show  normal 
conditions and straight direction of development. Segmentation  includes also five abdominal 
secondary  vessels  and  a  volume mesh  of  830.716  elements was  created. All  the  secondary 





















Analyzing  velocity  field  in  3 different moments,  simulation  remark  the uniformity of  the 














































zones,  in  figure  23  these  zones  are  remarked  in  red  and  blue  circles.  These  zones  show 
irregular  and  asymmetric  flow  behavior.  The  asymmetric  flow  provokes  concentration  and 




















asymmetries and  in the  last zones. High velocity zones are contiguous to  low velocity zone  in 






























Next  case  presents  a  quite  important  aneurysm  in  abdominal  sector  of  the  aorta;  the 




















figure  28  blue  circle  remarks  the  zone  of  interesting.  The  zone  shows  a  very  irregular  and 
asymmetric  flow  behavior.  The  asymmetric  flow  provokes  concentration  and  localization  of 
stresses  on  the  vessel wall  increasing  the  possibility  to make worse  the  conditions  of  the 



















































































The mesh  created  of  456.462  elements  reconstructs  the  geometry  of  a  healthy  abdominal 
aorta. This  geometry will  clarify  the differences between normal  and  abnormal  geometries. 
























It  is  possible  to  note  that WSS  does  not  reach  high  values  in  the  aortic  branch.  Values 
calculated in hyperemia moment flow rate are lower than 5 Pa in all the vessel wall, presenting 

























an  accentuation  of  the  curvature  of  the  vessel,  just  before  the  bifurcation  of  the  femoral 
vessels.  The  quality  of  the mesh,  composed  by  506.019  is  enough  for WSS  analysis  in  the 













Velocity analysis  is also  in  this  case  interesting when we want  to  study  the behavior of  the 
blood in the diseased zone. Blood flow produces abnormal pattern and irregular velocity field. 





































Mesh  created  present  431.268  volume  elements.  In  some  zone  that  need  a more  precise 



































In  the  figure 51, WSS on  the  surface  in  the moment of maximum  velocity of  the heartbeat 
cycle (0.15 sec) are shown. It  is easy to remark that  in the elbow of the aneurysm the WSS  is 
incremented.  
It  is also possible  to see  that  the  increment of  the WSS  is due  to an  increased velocity  field: 























































  Most of abdominal aneurysms  (AAA)  (about 90%) are  located below  the  level of  the 




this  reason,  in  this study eleven  infrarenal aneurysms were analysed  in order  to understand 
the geometrical features and the hemodynamic loads with a possible AAA rupture. The current 
standard of determining rupture risk is based on maximum diameter, it is known that smaller 
AAAs  that  fall  below  this  threshold  (diameter<5.5  cm) may  also  rupture,  and  larger  AAAs 
(diameter>5.5  cm) may  remain  stable  [1],  but  not  all  the  cases would  have  succumbed  to 
rupture prior to surgical intervention as the diameter was less than 5 cm, suggesting that other 
biomechanics or geometrical  factors come  into play  in  the  rupture of  the aneurysm. Several 
authors have proposed several criteria for the collapse of the aneurysms based on the clinical 
empirical evidence,  if the asymmetry index factor, β < 0.4 the AAA rupture is high[18], in [21] 
the AAA  collapse  is when  the Deformation diameter  ratio[20]  is  χ > 3.3 or  in  [19][22]  if  the 
saccular  index  is  <  0.6.  But  depending  of  the  index  that  is  analyzed  the  surgical  criteria  is 
different. Therefore, alternative methods of AAA rupture assessment are needed. The majority 
of  these  new  approaches  involve  the  numerical  analysis  of AAAs  using  computational  fluid 
dynamics  (CFD)  to  determine  the wall  shear  stress  (WSS)  distributions.  From  a mechanical 
point of view, stress is the amount of force exerted on a surface per unit area of the wall. The 
peak of  the WWS  refers  to  the mechanical  load  sustained by  the AAA wall, during maximal 
systolic  pressurization.  It  is  also  known  that wall  stress  alone  does  not  completely  govern 
failure as an AAA will usually rupture when the wall stress exceeds the wall strength. Its value 









tortuosity.  In  some  cases,  the  highest  shear  stress  values  are  depending  especially  of  the 
tortuosity of the AAA.   
 
This  study  concentrated  on  the  wall  stress  using  a  computational  simulation  to 
demonstrate the stress distributions within the patient‐specific AAA. From a mechanical point 
of  view,  stress  is  the  amount  of  force  exerted  on  a  surface  per  unit  area  of  the wall.  The 
simulations were  carried out  for  two  cardiac  cycles, but  the  results of both  stress and  flow 
patterns were found to be periodic after the second cardiac cycle.  The figures show the flow 
patterns  inside  the  infrarenal Aneurysms  sac models  for whole patients  to examine  the  link 
between  abnormal  flow  patterns  and  the  anatomical  geometrical.  As  shown  in  refs. 
[8,14,15,17],  the  asymmetric  flow patterns  can provide  an  insight  into  the mechanism  that 
promotes  the  thrombus  renewal  (ILT) and possibly enlargement  inside  the aneurysm. Rapid 
decrease  in  the  velocity  and  regions of  very high  (or  low) hemodynamic  stresses  gradients, 
may all contribute  in various ways  to  the vascular disease, primarily via  their effects on  the 
endothelium.  For  example,  platelets  trapped  in  recirculating  zones  tend  to  be  deposited  in 






geometries of different patients of  interest  and perform  standard  studies  in order  that  the 
physician could read the result with minimal efforts and clearly.  If it will be possible, it would 
be  interesting  to  use  real  input  and  output  data  (PATIENT‐SPECIFIC  DATA). Measuring  the 
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- Aspect  ratio  is  ratio  of  longest  edge  length  to  shortest  edge  length.  Equal  to  1 
(ideal) for an equilateral triangle. 
 
Using  the  isostuffing  algorithm we  have  obtain  a  smooth  element  and  an  aspect  radio  for 
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The  objective  of  this  study  is  to  find  a  correlation  between  the  abdominal  aorta  aneurysm 
(AAA)  geometric  parameters,  wall  stress  shear  (WSS),  abdominal  flow  patterns,  intra‐
lumuninal  thrombus  (ILT)  and AAA  arterial wall  rupture using  computational  fluid dynamics 
(CFD). Real AAA 3D models were created by three‐dimensional (3D) reconstruction of  in vivo 
acquired computed tomography (CT) images from 5 patients. Based on 3D AAA models, a high 
quality  volume  meshes  were  created  using  an  optimal  tetrahedral  aspect  ratio  for  whole 
domain.  In order  to quantify  the WSS and  the  recirculation  inside  the AAA, a 3D CFD using 















approach, based on  the material  failure,  could  facilitate a better method  to assess  the AAA 





To  estimate  the  AAA  rupture  risk,  from  biomechanical  point  of  view  (material  failure),  an 




rupture.  Due  to  the  increasing  of  the  internal  pressure,  against  the  aortic  walls,  the  AAA 
diameter grows progressively, and eventually,  it could be able to overcome the resistance of 
the  aortic wall with  its  breakup.  In  turn,  further  increase  of  the  AAA  diameters  produces 
internal flow recirculation producing ILT formation in the AAA sac. This phenomenon provokes 
AAA stabilization and starting a vicious circle inside the AAA. It is well documented [1], that the 




to  analyze  real  geometries  obtained  directly  from  the  computed  tomography  and  to 
characterize  the  relation  of  the main  geometric parameters  (maximum diameter DAMAX,  the 









the medical  image  acquisition,  a  Computed  Tomography  (CT)  Somatom  Plus  Scanner(AS+) 
(Siemens  Medical  Solutions)  was  used  with  the  following  parameters:  512x512x110,  pixel 
spacing: 0.785/0.785 with a resolution of 1.274 pixels per mm and 5‐mm slice thickness.   CT 
Scanning was conducted while the volunteer was awake in the head first‐supine position using 

























χ  β  γ  ε 
1  Male  359,94  320,44  2,8 1,49 2,45 3,945 6,7 0,709 0,608  0,588  0,123
2  Male  319,5  310,2  1,7 0,67 1,74 2,416 4,1 0,703 0,388  0,589  0,029
3  Male  216,28  176,8  2,6 1,02 2,03 3,056 8,98 0,850 0,508  0,340  0,223
4  Male  293,55  255,26  2,6 0,95 3,07 4,031 15,6 0,644 0,309  0,258  0,150













The  main  geometrical  AAA  parameters  are  the  aneurysm  length  LAAA  and  the  maximum 
diameter of the aneurysm, DAMAX. The factor which assesses the length (LAAA) and the diameter 
(DAMAX) of the AAA sac is known as Saccular index (γ). If the saccular index is close to 1, means 
saccular(spherical)  aneurysm,  meanwhile  is  close  to  0  means  fusiform  aneurysm.  The 
deformation  diameter  rate  (χ)  characterizes  the  non‐deformed  abdominal  aorta  diameter 
(dneck) with  the maximum  diameter  of  the  aneurysm  sac, DAMAX. A  non‐aneurysmal  aorta  is 
defined  as  (DAMAX  =  dneck).  To  evaluate  the  axisymmetric  (β)  of  the  aneurysm,  r  and  R  are 
defined as the radii measured at the midsection of the AAA sac from the longitudinal z‐axis to 
the posterior and anterior walls, respectively, as shown  in  the  inset of Figure 1  (right). Thus, 
β=1.0 yields an azymuthal symmetry and β = 0.2  is an AAA for which only the anterior wall  is 







Based on  these  indexes and  the wide clinical empirical evidence  there are several criteria of 
the AAA grade. However, at the present, there is not a clinical consensus to use it.  
 
To  create  the  computational  model,  the  medical  data  were  sent  directly  to  a  personal 
computer  and  stored  in  digital  imaging  and  communications  in  medicine  format  (DICOM 
format).  The  region  of  interest  (ROI)  analyzed was  segmented  using  the  three‐dimensional 
computer‐aided  design  system  DIPPO  software  [2].  The  segmented  area  for  each  patient 
started at the abdominal aorta (approximately in the infra renal arteries) and extended down 
to the common iliac arteries. The abdominal images were segmented from CT DICOM images 
combining  two different segmentation procedures  thresholding and  level set method  (based 
on  snakes).  Thresholding  is  a  non‐linear  operation  that  converts  a  gray‐scale  image  into  a 
binary image where the two levels are assigned to pixels that are below or above the specified 
threshold value. The  image snake operation creates or modifies an active contour/snake  in a 







After  AAA  abdominal  segmentation,  we  get  a  3D  volume  image  useful  to  create  a  3D 
computational model to analyze the blood flow behavior  inside the AAA using computational 




an  aspect  radio  for  whole  of  the meshes  upper  than  0.9  (ideal  ratio=1  for  an  equilateral 
triangle).  For  the  5  acquisitions  the  same  medical  image  protocol,  image  processing  and 










accurately  the  blood  flow  in  the  AAA,  a  Reynolds  number was  calculated  for whole  cases. 
Reynolds  number  is  a  dimensionless  number  that  determinate  the  dynamic  of  the  fluid. 
Reynolds number  is defined as Re = UD/ν, where U  is  the mean velocity,  ν  is  the kinematic 
viscosity of air and D is the characteristic length given as the hydraulic diameter D=4A/P for the 
inlet velocity, here A is the cross‐sectional area and P is the perimeter of the aorta. Due to the 
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classical  Galerkin  finite  element  discretisation  to  be  used  with  equal  order  velocity  and 
pressure interpolations. 
 
The  inlet velocity waveform was  taken  from  the  literature  [11], Figure 4 shows  the pulsatile 
waveforms used.  For  inlet  condition,  a  transient blood  flow was  imposed  in  the  abdominal 
aorta  (approximately above  the  infra  renal arteries). The velocity U was  calculated  for each 
patient  in order  to obtain  a  total  fluid  volumetric  flow  rate of 500 ml  for  an entire  cardiac 
cycle. The outlet boundaries were  located  at  the  common  iliac  arteries where  the pressure 
follows pulsatile waveforms  as defined  in  Figure 4(b).    It  is  important  to  remark  that  these 







Mathematically  the  boundary  conditions  can  be  expressed  as  in  equations  2.  No‐slip 
condition  (vessel  rigid wall) was  imposed on  the  surface of  the  arteries,  equation  2a.    This 
choice  is motivated by  the  fact  that  the physiological parameters  characterizing  the arterial 
mechanical  behaviour  of  the  AAA wall  are  not well  determinated.  This  approach  however 
reduces  the discretization effort  considerably,  in particular boundary  layer  gridding  and  the 
computational  cost  although  other  approaches  consider  Fluid  Structure  Interaction  (FSI) 













designates  the normal of  the  respective boundary.    Figure 5  shows an example of  the AAA 









We  start  the  simulation  with  50  initial  steps  in  order  to  stabilize  the  initial  condition 
solution. Time integration method chosen was a Backward Euler, using a Bi Conjugate Gradient 







Five models  of  infrarenal  aneurysm with  patient‐specific  geometry were  analyzed  using 
computational  fluid dynamics  in order to evaluate  the  flow patterns, WSS and pressure over 
the Aneurysms sac and  its correlation with  the AAA geometrical parameters. Patients 1  to 4 
suffer infrarenal aneurysm and patient 5 is the control case. ILT was not found in any case. The 
simulations were  carried out  for  two  cardiac  cycles, but  the  results of both  stress and  flow 
patterns were found to be periodic after the second cardiac cycle.  
 
Figure 6  shows  the  flow patterns  (Vx,Vy,Vz and |V|)  inside  the  infrarenal Aneurysms  sac 
models  for  whole  patients  to  examine  the  link  between  abnormal  flow  patterns  and  the 
geometrical parameters. Note that forward flow points downwards and has a negative value in 








into  the mechanism  that  promotes  the  thrombus  renewal  (ILT)  and  possibly  enlargement 
inside  the  aneurysm.  Rapid  decrease  in  the  velocity  and  regions  of  very  high  (or  low) 





























In  Figure  7,  the wall  shear  stress  patterns  in  different  sections  on  the  aneurysm wall  are 
shown.  The WSS calculated are based on [1] and is directly linked with velocity profiles shown 







arterial wall.    In Figure 7, pressure distribution  for different sections  is shown. High pressure 
areas inside the sac may indicate the growth directions of AAA sac, according to Laplace Law. 

































  Most of abdominal aneurysms  (AAA)  (about 90%) are  located below  the  level of  the 




this reason,  in this study five  infrarenal aneurysms were analyzed  in order to understand the 
geometrical  features and  the hemodynamic  loads with a possible AAA  rupture. The  current 
standard of determining rupture risk is based on maximum diameter, it is known that smaller 
AAAs  that  fall  below  this  threshold  (diameter<5.5  cm) may  also  rupture,  and  larger  AAAs 
(diameter>5.5  cm) may  remain  stable  [1],  but  not  all  the  cases would  have  succumbed  to 
rupture prior to surgical intervention as the diameter was less than 5 cm, suggesting that other 
biomechanics or geometrical  factors come  into play  in  the  rupture of  the aneurysm. Several 
authors have proposed several criteria for the collapse of the aneurysms based on the clinical 
empirical evidence,  if the asymmetry index factor, β < 0.4 the AAA rupture is high[18], in [21] 
the AAA collapse  is when  the Deformation diameter ratio  is  χ > 3.3 or  in  [22]  if  the saccular 
index  is  < 0.6. But depending of  the  index  that  is  analyzed  the  surgical  criteria  is different. 
Therefore, alternative methods of AAA rupture assessment are needed. The majority of these 
new approaches  involve  the numerical analysis of AAAs using  computational  fluid dynamics 
(CFD) to determine the wall shear stress (WSS) distributions. From a mechanical point of view, 
stress  is the amount of force exerted on a surface per unit area of the wall. The peak of the 
WWS  refers  to  the  mechanical  load  sustained  by  the  AAA  wall,  during  maximal  systolic 
pressurization. It is also known that wall stress alone does not completely govern failure as an 
AAA will usually rupture when the wall stress exceeds the wall strength. Its value depends on 
arterial  systolic pressure,  the mechanical properties  and  the  geometric  configuration of  the 
material under study. More recently proposed AAA rupture‐risk is related with the presence of 
intraluminal  thrombus  (ILT)  [23],  and  perhaps,  one  of  the  most  ambiguous  issues  in  the 
computational evaluation of rupture risk is the integration of ILT and perivascular tissues in the 
models.  It has been suggested that the intraluminal thrombus layer plays an important role in 
expansion and  rupture of advanced aneurysms  through direct mechanical as well as  indirect 
chemomechanical effects  [18].   Therefore,  the AAA dilatation  (and a possible  rupture)  is not 
only  depending  of  geometrical  factor  or  the  hemodynamic  load  is  depending  on  the 
correlation  of  the  geometrical  indexes  and  the  hemodynamic  loads  or  new  indexes  as  the 





to understanding who  the aneurysm growth and  its possible  rupture. The pathological cases 
(case  1  to  4)  always  present  irregular  flow,  no  uniform  distribution  of  WSS  and  great 
deformations  in  the curvatures of  the aortic vessel. These anomalies are proportional  to  the 
shape of the aneurysm and the angles of twist that the aorta has.  Asymmetric flow is always 
correlated to the modified curvature of the vessel or when some enlargement in the aneurysm 
is present.  The AAA  tortuosity  could  initiate  the  ILT  formation  and  at  the  same  time  could 
provoke arterial wall failure. In case that the tortuosity is high and low saccular index, the WSS 
has more effects than the pressure distribution  in a possible AAA failure, nevertheless,  in the 
case  that  AAA  is  not  twisted  and  a  high  saccular  index,  the  pressure  effect  takes  more 
importance. These phenomena can be observed thanks to the velocity domain decomposition 
inside the AAA (figure 6), and the WSS calculated due to stress caused by the blood flow jet on 








patients  with  infrarenal  aneurysm  have  been  analyzed  using  finite  element  method  with 




these  values  are  not  directly  related  to  the maximum  aneurysm  diameter,  but  are  directly 
related with the tortuosity and the saccular index of the aorta, providing further evidence that 
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